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Abstract— The biological variability and quality of trabecular bone yield variability of its dielectric properties
(permittivity and conductivity). The feasibility of detecting such differences was studied in a tomographic array of
16 monopole antennas using z-polarized electromagnetic waves (OEM) at a frequency of 1.3 GHz. Finite-Difference
Time-Domain (FDTD) simulations were performed accounting for the documented dielectric variability of cancellous
bone. A sensitivity analysis method was proposed in order to identify the parameters that most affect the detection.
Keywords— Finite difference time domain, microwave imaging, bone health.
Resumen— La variabilidad biológica del hueso trabecular y la calidad ósea, provocan una variabilidad en sus
propiedades dieléctricas (permitividad y conductividad). Se realizaron simulaciones utilizando Diferencias Finitas en
el Dominio del Tiempo (FDTD), tomando en cuenta la variabilidad dieléctrica del hueso trabecular documentada.
Se estudió la factibilidad de detectar la mencionada variabilidad en un arreglo tomográfico de 16 antenas monopolo,
utilizando ondas electromagnéticas (OEM) a una frecuencia de 1,3 GHz y campo eléctrico polarizado en z. Para analizar
los resultados proponemos un método de análisis de sensibilidad con el objetivo de identificar los parámetros que más
afectan la detección.
Palabras clave— Diferencias finitas en dominio de tiempo, imágenes por microondas, salud ósea.
I. INTRODUCCIÓN
El desarrollo de sistemas de imágenes por microondas ha
despertado especial interés en las últimas décadas, particu-
larmente en el área clı́nica y biológica [1], por tratarse de
un tipo de estudio no-invasivo que adicionalmente tiene la
ventaja de utilizar radiación no-ionizante. Recientemente se
han empleado este tipo de sistemas en la evaluación de tumores
de mama [2], isquemia [3], accidentes cerebrovasculares [4],
[5], lesiones pulmonares [6], y calidad ósea [7], entre otros.
Estas aplicaciones se basan en la diferencia de las propiedades
dieléctricas de los distintos tejidos, principalmente permitivi-
dad relativa (εr) y conductividad (σ). Recientemente, relativo
al estudio tomográfico en microondas del calcáneo, Meaney
et al. [7] obtuvieron la primera imágen in vivo a partir de sus
propiedades dieléctricas.
Estudios previos han demostrado la relación existente entre la
microestructura trabecular y la calidad ósea [8], [9]. El cambio
en la microestructura, se encuentra a su vez relacionado
con cambios en las propiedades dieléctricas, particularmente
en [10], [11] se observaron cambios en las propiedades
dieléctricas asociadas al cambio en la relación volúmen óseo
/ volúmen total (BV / TV). Una menor BV / TV en el tejido
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óseo, se asocia a una mayor porosidad en el hueso trabecular
y en consecuencia, a una menor calidad ósea. Motivados por
estos resultados, realizamos simulaciones mediante FDTD con
un arreglo de antenas similar al propuesto en [7], utilizando
imágenes de tomografı́a computarizada (TAC) de un talón
derecho.
El objetivo de este trabajo es estudiar la factibilidad de la
evaluación de la calidad ósea mediante imágenes provenientes
de microondas. Para esto, proponemos un análisis de sensibil-
idad modificando el método propuesto en [12] y evaluamos
la detección del sistema variando las propiedades dieléctricas
del calcáneo.
II. MÉTODOS
En la Fig. 1 se muestra la geometrı́a del modelo realista
utilizado, en la cual se observa una vista coronal 2D de un
talón derecho de un paciente femenino. De igual manera,
se muestra en dicha figura, el mapa de permitividades y
conductividades correspondiente a uno de los cortes. Al ser un
modelo en dos dimensiones, evaluamos cinco cortes coronales
lo que equivale a cinco geometrı́as diferentes (en la Fig. 1 (a) y
(b) se muestran dos de tales cortes). La caja de simulación está
compuesta del medio de acoplamiento y un arreglo circular de
16 antenas monopolo dispuestas en un cı́rculo de 15,2 cm de
diámetro alrededor del talón.
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Fig. 1. (a) y (b) corresponden, respectivamente a imágenes de TAC del
último y el primer corte coronal utilizados para la simulación. (c) y (d) son,
respectivamente, el mapa de permitividad y conductividad del corte (a). En
(c) se indican las distintas regiones en las que se dividió la muestra. En (d)
se observan, a modo de referencia, las posiciones de las antenas Tx = 0 y Tx
= 4.
A. Método numérico y condiciones de contorno
El modelo considerado fue 2D, es decir, con dimensiones
infinitas en z. Las ecuaciones de Maxwell fueron resueltas
numéricamente utilizando FDTD, implementado mediante el
paquete de software MEEP [13]. La antena transmisora (Tx)
emite OEM polarizadas en z (modo TM), de la forma Ez ∝
ejωt (con ω = 2πf donde f es la frecuencia, en nuestro caso,
de 1,3 GHz), las cuales son recibidas por el resto de las antenas
receptoras (Rx). La resolución espacial de la grilla fue de 0,5
mm y el factor de Courant fue de S = 0,5. Las condiciones
de contorno utilizadas fueron de absorción total de las OEM
sin reflexión en los bordes de la caja de simulación (condición
PML, por sus siglas en inglés).
A manera de validación, se evaluó la solución teórica prop-
uesta por [14] para un cilindro con propiedades dieléctricas
similares a las del tejido trabecular rodeado de un medio de
acoplamiento, emitiendo a la misma frecuencia y con el mismo
arreglo de antenas.
El procesamiento de los datos e imágenes fueron desarrollados
en Python con las herramientas Scipy [15] y Scikit-image [16].
B. Caracterı́sticas fı́sicas del modelo
En la Tabla I se muestran las propiedades dieléctricas
utilizadas de los tejidos incluı́dos en el modelo, estas fueron
tomadas de los trabajos de Gabriel et al. [17], [18] (y las
referencias allı́ incluı́das), base de datos disponible en lı́nea y
actualizada por [19].
El tobillo se dividió en cuatro regiones (ver Fig. 1 (c)): piel,
músculo y tendones, hueso cortical, y hueso trabecular. En el
caso particular del hueso trabecular (el tejido de interés de
este trabajo), Irastorza et al. [10] midieron in vitro muestras
provenientes de cabeza de fémur de pacientes sometidos a
reemplazo de cadera a 1,2 GHz. Dichos valores resultaron
superiores a los presentados en [17] (datos provenientes de
cráneos ovinos). Los valores presentados por [18] fueron
TABLE I
PROPIEDADES DIELÉCTRICAS DE LOS TEJIDOS INVOLUCRADOS A 1,3
GHZ. TODOS LOS DATOS FUERON EXTRAÍDOS DE [19], A EXCEPCIÓN DE
*, LA CUAL FUE EXTRAÍDA DE [17] Y ** DE [7].
Tejido εr σ(Sm−1)
Piel (Húmeda)* 44,8 1,00
Músculo 54,3 1,10
Hueso cortical 12,1 0,20
Hueso trabecular 20,1 0,44
Medio de acoplamiento** 23,3 1,30
medidos a 23 ◦C en muestras humanas (in vitro), lo cual da
valores de 18,2 y 0,38 Sm−1 para la permitividad y conduc-
tividad, respectivamente. Hasta ahora, las únicas medidas in
vivo en calcáneo, fueron llevadas a cabo por Meaney et al.
[11]. Los valores para εr van desde 12,5 hasta 16,7 y los
de σ desde 0,53 a 0,92 Sm−1. Por estas razones, los valores
simulados en el modelo para permitividad y conductividad
cubren los intervalos εr ∈ [12,5, 20,1] y σ ∈ [0,44, 0,92]
Sm−1, respectivamente.
Además de los parámetros fı́sicos se calcularon algunos
parámetros geométricos de los cinco cortes coronales. Se
calcularon las áreas del corte de tobillo (área total, TA)
y del tejido de interés, el caláneo (BA). Particularmente,
consideraremos la relación área hueso / área total (BA / TA).
C. Parámetro de sensibilidad
La sensibilidad de un sistema, corresponde a la mı́nima en-
trada de un sistema fı́sico que resulta en una salida detectable.
En el modelo realista aquı́ presentado, se evalúa la respuesta
de la señal de salida respecto de cambios de permitividad
y conductividad en el hueso trabecular. En las simulaciones,
hemos definido el parámetro de dispersión (parámetro-S) como
el coeficiente de transmisión entre la antena j (transmisora,





es el campo eléctrico en Rx y Ejz en Tx a lo largo de z). Esta
definición se corresponde directamente con lo que medirı́a un
analizador de redes.
Para observar los patrones de distribución de los parámetros
S de cada antena los hemos normalizado con el medido en el
medio de acoplamiento:∣∣∣∣∣SjksSjkb
∣∣∣∣∣ =
∣∣Sjks (εr, σ)∣∣∣∣∣Sjkb (εb, σb)∣∣∣ , (1)
donde Sjks y S
jk
b son, respectivamente, los coeficientes de
transmisión del modelo para un parámetro general y aquel
calculado solo con el medio de acoplamiento (sin el tobillo).
Para estimar la sensibilidad del sistema proponemos promediar
los parámetros S en las antenas donde la magnitud de la
variación (respecto del medio de acoplamiento) es más signi-
ficativa. En particular, en nuestro caso, las 7 antenas opuestas
a la antena emisora. Por ejemplo, si la antena transmisora es






∣∣S0ks ∣∣ . (2)
De esta manera, para evaluar el efecto debido a un cambio en
la conductividad fijamos la permitividad al valor medio εr =
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Fig. 2. Gráfico polar calulado a partir de Ec. 1. (a-d) corresponden a variaciones respecto de εr para σ = 0,68 Sm−1, los valores utilizados para εr , fueron:
12,5, 14,4, 16,3, 18,2 y 20,1, correspondientes, respectivamente a: lı́nea negra continua, lı́nea discontinua roja, lı́nea continua verde, linea punteada amarilla,
lı́nea continua azul. (e-f) corresponden a gráficos polares respecto de σ para εr = 16, 3, los valores utilizados para σ, fueron: 0,44, 0,56, 0,68, 0,80, y 0,92
Sm−1, correspondientes, respectivamente a: lı́nea negra continua, lı́nea discontinua roja, lı́nea continua verde, lı́nea punteada amarilla, lı́nea continua azul. La
posición de la antena transmisora se identifica con un cı́rculo azul. Las distintas figuras geométricas más pequeñas corresponden a las antenas receptoras. Las
figuras (a),(c),(e),(g), corresponden al corte coronal de menor relación BA / TA. Las figuras (b),(d),(f),(h), corresponden al corte coronal de mayor relación
BA / TA.
16,3 y se varı́a σ en el rango descrito en la subsección II-B.






Se procede de manera análoga para evaluar el efecto de una
variación en la permitividad relativa.
III. RESULTADOS
En la Fig. 2 se observan distintos patrones de distribución
calculados a partir de la Ec. 1. Variaciones tanto en la relación
BA / TA, como variaciones geométricas, ası́ como de posición
de las antenas y de εr y σ, se reflejan en cambios en dichos
patrones.
Un ejemplo de evaluación de sensibilidad en la detección de
variaciones de εr y σ en el hueso trabecular, se observa en la
Fig. 3. Se evalúa un par de posiciones de antenas transmisoras
perpendiculares entre si y dos cortes (con distintas relaciones
BA / TA). Una mayor sensibilidad se observa en el caso de
variaciones de σ. Se observa también que es mayor la señal
promedio recibida cuando BA / TA es menor.
La sensibilidad en la detección es evaluada para todos los
cortes respecto de la relación BA / TA en la Fig. 4. Aquı́ se
muestran los valores correspondientes a estimaciones de ∂Sj∂σ
y ∂Sj∂εr (valor medio de dichas pendientes). Estos datos indican
una mejor sensibilidad en cortes transversales con una menor
relación BA / TA.
Las soluciones analı́ticas (recibiendo también con las 7 an-
tenas opuestas al emisor) muestran, de igual manera, valores
positivos de ∂Sj∂εr del orden de 10
−6 y negativos de ∂Sj∂σ del
orden de 10−4, para un modelo como el descrito en II-A.
IV. CONCLUSIONES
Los resultados de las simulaciones presentadas en este
trabajo, indican variaciones en los patrones de distribución







































Fig. 3. Promedio del parámetro-S (calculado a partir de la Ec. 2) respecto
de εr (a) y σ (b). Las lı́neas continuas corresponden al corte transversal con
menor relación BA / TA para 2 posiciones de la antena transmisora. Las lı́neas
discontinuas corresponden al corte transversal con mayor relación BA / TA
para 2 posiciones de la antena transmisora. Los triángulos corresponden a la
antena transmisora Tx = 4, los cı́rculos corresponden a la antena transmisora
Tx = 0.
del parámetro-S, tanto con cambios en la permitividad, como
con variaciones de la conductividad en el hueso trabecular.
Sin embargo, variaciones en la conductividad presentan una
sensibilidad considerablemente superior (de 1 a 2 órdenes de
magnitud) a la sensibilidad en la detección de cambios en la
permitividad. De igual forma, una mejora en la detección es
lograda en cortes coronales con menor relación BA / TA.
La detección experimental se encuentra limitada principal-
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Fig. 4. Valores medios de las pendientes, promediados para 4 posiciones
(separadas cada π/2) de las antenas transmisoras. Los triángulos rojos en (a)
corresponden al valor de la pendiente media ∂Sj
∂εr
respecto a la relación BA
/ TA. Los cı́rculos azules en (b) corresponden al valor de la pendiente media
∂Sj
∂σ
respecto a la relación BA / TA.
mente por la relación señal/ruido del sistema (SNR) y el rango
dinámico (RD), haciendo necesarios experimentos a fin de
verificar si la SNR es menor a la sensibilidad de detección aquı́
reportada. El RD necesario para la detección de variaciones,
cuya magnitud corresponda a valores similares a los resultados
aquı́ reportados, es del orden de ∼50dB (calculado a partir
de 20 log Sjmax
∆Sjmin
). El sistema propuesto recientemente por
[20] (con una geometrı́a similar a la acá descrita), posee un
RD considerablemente superior (∼110dB), lo cual indicarı́a la
factibilidad de detectar las variaciones dieléctricas del hueso
trabecular. Se sugiere, para futuros trabajos que estudien
el problema directo acá evaluado, considerar adicionalmente
variaciones de otros parámetros fı́sicos y su influencia en
la detección –parámetros tanto de la muestra, como de las
antenas y las OEM utilizadas– ası́ como la correspondiente
verificación experimental a fin de validar los resultados de
este trabajo.
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